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Table　l　　Differences　between　the
　　　　　output　of　the　forward
　　　　　model　and　that　of　the
　　　　　musculoskeletal　simulator
Table　2　　　Differences　between　the
　　　　　output　of　the　simulator
　　　　　and　the　target
θx（deg）　　　θy（deg） θx（deg）　　　θy（deg）
Training　data
Test　data
0．0038　　　0．013
0．16　　　　　　8．89
Training　data
Test　data
一〇．66
－1．08
一350
－6．28
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人工神経回路を用いた運動機能の制御一シミュレーション解析一
　次に③で，逆モデルの学習データ用の角度を合計17種設定し，それぞれの角度に対する
刺激電圧を刺激量最小の拘束条件を用いて一意に定めた．すなわち。3筋の刺激電圧の総
和が最小となる組み合わせを求めた．そして④では，③で得られた17種の学習データ（関
節角度ベクトルと刺激強度ベクトルの組）により逆モデルを作成した．
　⑤で，目標の角度を逆モデルに入力すると，刺激データが出力される．Fig．3に示す学習
データ17種，未学習データ7種を目標角度とし，刺激データを作成した．図中，「○」は
逆モデルの学習に用いた目標関節角度であり，「口」は未学習の目標である．これを⑥で
シミュレータに入力し，その出力と目標角度とを比較・検討した．
　作成した順モデルと，制御対象である筋骨格シミュレータに，同一の刺激データを与え
た時の出力の差の平均をTable　1に示す．また，手順⑥でのシミュレータの出力角度と，
⑤での刺激データ作成時の目標角度との差の平均をTable　2に示す．
　全体的に，θxに比べてθyの誤差が大きい．これは目標角度の変域の違いによるものと
思われる．また，順モデル，逆モデルとも，学習データでの結果に比べて，未学習データ
での差が増加している．しかしながら，その平均は10度以下であり，手関節の刺激実験で
の誤差と同程度であったことから8》，本研究で採用した手法で，概ね所望の刺激データが生
成できるものと考えられる．
　　　　　　　　　　　　　　　　　　4．考察
　本研究のシミュレーション結果より，制御対象である筋骨格系に運動学的冗長性がある
場合でも，人工神経回路によってFESの刺激データが生成できることが示唆された．本
法では，逆モデルを一度作成しておけば新たな再建動作のための刺激データは容易に生
成できることから，臨床応用に際して，有力な刺激データ生成方法になるものと思われる．
　1関節に作用する拮抗筋対の制御の場合，健常者は主動筋のみならず拮抗筋も適度に働
かせることにより関節を固定したり，速度を調節したりして滑らかな動作を行っている．
しかし今回採用した刺激量最小の拘束条件の下では，健常者が行っているように複数の筋
を協調的に働かせるのではなく，主動筋のみを働かせる傾向になる．その結巣，関節変位
が小さい目標角度に対する刺激量は非常に小さくなるため，外乱の影響を受けやすい．そ
こで例えば，関節角度変位が小さい領域で主動筋と拮抗筋を同時刺激し，変位が大きい領
域で主動筋の単独刺激とすることで対応できる．これを満たす拘束条件として，刺激量の
評価に下限となる定数を設け，それを上回る範囲で最小化を行う方法が考えられる．
　今回採用した拘束条件では，刺激量の和を基本的なパラメータとし，主として筋疲労低
減の観点から，これを最小化した．ところで，関節回りの粘弾性は，その関節に関与する
筋の収縮レベルの和に比例することから9），刺激量の総和は関節の機械的インピーダンスを
反映しているとも考えられる．したがって，刺激量最小化は機械的インピーダンスを低減
させ，前述の下限を設けた最小化は，インピーダンスを一定値以上に保つ作用があると言
える．よって今後は，関節の機械的インピーダンス自体を評価する拘束条件の検討も重要
であろう．
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　　　　　　　　　　　　　　　　　5．むすび
　本研究では，機能的電気刺激（FES）の刺激データ生成法として，人工神経回路によ
る筋骨格系の逆モデルを用いる手法を，筋骨格系シミュレータにより検討した．拘束条件
を用いることにより，制御対象である筋骨格系の刺激電圧一関節角度特性に運動学的冗長
性がある場合でも逆モデルを作成でき，概ね所望の関節角度に対応する刺激データが作ら
れることを確認した．今後は，本研究で得られた結果に基づいて人工神経回路で刺激デー
タを生成し，被験者の筋骨格系に対する刺激実験を進めると共に，より多数の筋を含む制
御対象についても検討する予定である．
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